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要約 
【背景】モンテカルロ線量計算では，計算ジオメトリの幾何学情報に加えて，入
射粒子の放射線情報(位置，運動量，エネルギー)を与える線源モデルが必須とな
る．特に，医療用直線加速器を用いた光子線外部照射法の場合，出力ビームの放
射線情報を装置ごとに正確に知ることが重要である．最も信頼性が高い線源モ
デルの取得方法は，加速器の装置図面に基づいたモンテカルロシミュレーショ
ンである(加速器シミュレーションモデル)．しかし，詳細な装置図面は一般に入
手困難な上，実機に対するパラメータ調節に膨大な計算コスト(数日~数週間)を
要する．これに対して，簡便な取得法として，主要な放射線の分布を関数で近似
する手法(解析関数モデル)が提案されているが，エネルギースペクトルが加速器
シミュレーションの結果と異なり，その物理的妥当性に課題を残している．そこ
で本研究では，モデル設計に簡易リニアック構造での光子輸送に関する近似式
を取り入れることで，より信頼性の高い関数線源モデルを提案する． 
【方法】提案モデルの関数設計では，線質決定の主要因である平坦化フィルタに
注目し，そこで発生する減衰-散乱現象に関して理論式を仮定した．この理論式
は，フィルタ形状をフリーパラメータとして，制動放射光子およびヘッド内散乱
光子の粒子分布を関連付けて計算する．これにより，単純な指数関数や多項式を
仮定した従来の関数モデルに比べ，光子エネルギースペクトル計算での物理的
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根拠や整合性が改善している．提案モデルの物理的妥当性を調べるため，加速器
シミュレーションにより取得された phase space data (PSD)をリファレンス線
源とみなして精度検証を行った．まず， PSD (Varian TrueBeam: 6, 15 MV)を
用いてモンテカルロ線量計算した水中線量分布に基づき，提案モデルのパラメ
ータを決定した．次に，提案モデルと PSDから算出したエネルギースペクトル
および単純なファントム中の線量分布を比較した．最後に，不整形照射野および
不均質性の高い計算ジオメトリにおける提案モデルの計算精度を調べるために，
5例の臨床例を対象にモンテカルロ線量計算を実行した． 
【結果】水中線量分布の高速繰り返し計算によるパラメータ決定は 4 分以内に
終了した．フリーパラメータであるフィルタ形状は，ビーム軸中心にピークをも
つ典型的な形に収束した．エネルギースペクトルの比較では，中心軸付近の形状
がモデルと PSDで最も良く一致した．単純なファントム中の線量分布では，均
質水ファントムの場合，線量曲線は正方形照射野 (4×4，10×10，20×20 cm2)
にて，平均相対線量誤差±1%以内を満たした．不均質肺スラブファントムの場
合も，15 MV ビームの照射野辺縁を除き，線量誤差±1%以内で一致していた．
臨床例の線量分布では，アイソセンタ線量の相対誤差は最大-0.61%で一致し，
計画標的体積内の線量値も計算ボクセルの 99%以上で±1.5%を満たした． 
【考察】放射線の反応断面積はエネルギーと媒質の組成によって決まるため，エ
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ネルギースペクトルおよび不均質媒質中の線量分布に関してリファレンス線源
と比較し，線源モデルの妥当性を調べることは重要である．本研究では，6 MV
ビームにおいて提案モデルと PSD の線量分布が統計誤差の範囲内でよく一致
し，エネルギースペクトルが同等であることを確認した．一方，15 MVビーム
では，高い光子エネルギーに起因して多重散乱光子のモデリング不足が示唆さ
れた． 
【結論】モデル設計に簡易リニアック構造での光子輸送に関する近似式を取り
入れることで，エネルギースペクトル計算の物理的根拠や整合性が改善した線
源モデルを提案した．提案モデルは放射線情報の取得の簡便性と物理的な妥当
性の両立を可能にする． 
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1. 研究背景 
1.1. 放射線治療におけるモンテカルロ線量計算 
 放射線治療では正常臓器への線量を低減しつつ，腫瘍に目的の線量を投与す
ることが重要である．そのためには，照射に先立って臓器吸収線量の把握が必要
となる 1．一般に，体内線量分布の非侵襲的な実測は困難であるため，患者
CT(Computed tomography)に基づく線量計算を実行して吸収線量を予測する．
しかし，特に肺野や頭頸部など，照射領域の不均質性が高い場合，線量計算精度
が 10%以上低下する可能性が報告されており 2,3，実際の照射にあたっては十分
な精度検証を行うことが求められる． 
 線量分布を最も正確に予測する方法は，モンテカルロシミュレーションであ
る．この計算法は，放射線の物質中での挙動について物理相互作用に忠実に一つ
一つ追跡するため，十分な試行回数を実行した場合，得られる結果の信頼性が高
い．しかし，不均質性が高い領域での線量計算がいかに正確であっても，治療装
置から出力され患者に入射する線源情報にそもそも誤差があった場合，それ以
降得られる結果は不正確なものとなる．このため，モンテカルロ法を用いて体内
線量を正確に計算するには，治療装置から出力される多数の放射線の位置・方
向・エネルギー分布の情報，すなわち，放射線情報を正確に知る必要がある．本
研究では，外部放射線治療装置の主力である光子線外部放射線治療を対象とす
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る． 
1.2. リニアックにおける放射線の発生原理 
 光子線外照射法に用いるリニアックビームでは，加速電子が金属ターゲット
へ入射した際に発生する制動放射光子を利用している．この光子ビームは，リニ
アックのガントリーヘッド内に存在する構造物によって成形される(図 1)．まず，
ターゲットから発生する光子フルエンスはビーム軸中心にピークを持つため，
円錐形のフィルタを用いてビームを平坦化する．次に，正常臓器への線量を低減
するため，ジョーコリメータおよびマルチリーフコリメータ(MLC: multi leaf 
collimator)を用いてターゲットの形状に合わせてビームを遮蔽する．このとき，
典型的なヘッド構造では、ジョーコリメータで X方向と Y方向に各 2枚の遮蔽
板で矩形照射野を成形し，MLCで X方向に幅 5~10 mm相当の遮蔽板を複数枚
組み合わせて不整形照射野を成形する(図 2)． 
 リニアックビームは，制動放射光子とヘッド内構造物の相互作用に起因して
複雑なエネルギースペクトルを有する 4．まず，平坦化フィルタでの減弱により
光子ビームの線質が硬化する．線質硬化の程度はフィルタ形状に依存し，光子ビ
ームの平均エネルギーはビーム軸中心から離れるほど低下する (off-axis 
softening効果)．さらに，光子ビームには制動放射光子に加え，ヘッド内構造物
から発生した二次光子が含まれる．この二次光子は，主に平坦化フィルタでのコ
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ンプトン散乱により発生し，照射野が大きいほどコリメータ開口部を通過する
散乱光子数が増加する．このように，リニアックビームの放射線情報は照射条件
により複雑に変化するため，線量計算においても同様にこの変化を正確に反映
する必要がある．しかし，高エネルギー光子の連続スペクトルを精度よく実測す
ることは困難であるため，加速器ヘッドでの光子の振る舞いを仮定した線源モ
デルが一般的に用いられる． 
1.3. 従来の線源モデルとその問題点 
 従来の線源モデルには，加速器シミュレーションモデル 5–7および解析関数モ
デル 8–10が存在する．加速器シミュレーションモデルは，モンテカルロ法を用い
て仮想のリニアックヘッド内部での放射線の発生・吸収・散乱を逐次計算し，ヘ
ッド構造を通過した粒子の位置，運動量，エネルギーに関する情報(PSD: phase 
space data)を記録する手法である．PSDは，放射線の物理相互作用に基づいて
シミュレーション計算されるため，最も正確な線源モデルである．しかし，仮想
ヘッドの構築には多大な労力を要する上，ヘッド構造の詳細な図面は一般に入
手困難である．さらに，装置固有のビーム特性を再現するためのパラメータ調節
に数日から数週間の計算時間を要する．そのため，計算時間の短縮には大型並列
計算機等の開発コストを要する．Pena らは調節工程を自動化することで PSD
取得の負担を軽減する方法を提案したが 11，装置図面や開発コストに課題が残
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る． 
 一方，解析関数モデルは，ある関数を用いてスペクトル形状，平均エネルギー，
粒子フルエンス等をパラメータ化して放射線情報を記述する手法である．この
モデルパラメータを実測値に基づき調節することで，装置固有のビーム特性を
簡便に再現可能である．しかし，先行研究では調節済みの関数モデルのエネルギ
ースペクトルや平均エネルギーが加速器シミュレーションの結果と一致しない
ことが報告されている．Fippel らは空中線量分布と水中線量分布に基づきパラ
メータを調節する仮想フルエンスモデルを提案したが，関数形の自由度が低い
ためスペクトル形状を正確に再現できなかった 8．この結果に対し，著者らはモ
デルパラメータを導入するほど関数形の自由度は増加する一方，複数解問題な
どにより関数形が非物理的なパラメータで収束するおそれがある点を指摘した．
これを踏まえて Tillikainenらは，非物理的な収束を防ぐための制約条件を考慮
しつつ，水中線量分布のみに基づきパラメータを調節する多線源モデルを提案
した 10．しかし，二次光子成分のエネルギースペクトルは加速器シミュレーショ
ンの結果と一致せず，その原因は二次光子成分に関する物理過程の記述が不十
分な点であると考察した． 
 近年，加速器シミュレーションで計算した PSDに基づいて解析関数モデルを
調節する手法が提案されている 12–14．この手法では，まず，加速器シミュレーシ
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ョンと同様に仮想ヘッドでのモンテカルロシミュレーションを実行してPSDを
取得する．次に，取得した PSDからエネルギースペクトルや粒子フルエンス分
布等のビーム特性を算出する．最後に，このビーム特性に対して直接的に関数モ
デルをフィッティングすることでフリーパラメータを決定する．この手法は，
PSD の統計誤差を軽減可能であるが，線源モデルの簡易取得を目的としていな
いため，PSDの取得に加速器シミュレーションを要する． 
 モンテカルロ線量計算のための線源モデルは，加速器シミュレーションの結
果がゴールドスタンダードと広くみなされており，これと同等な放射線情報を
再現することが望ましい．しかしながら，エネルギースペクトルの再現精度を担
保しつつ取得工程が簡便な線源モデルは提案されていない．従来の解析関数モ
デルでは，放射線情報を一次光子成分と散乱光子成分に分け，それぞれに独立し
たフリーパラメータを導入していた 10．本来，一次光子成分と散乱光子成分はヘ
ッド構造物との物理過程で結び付けられるべきだが，従来モデルでは成分間に
物理的な関連が存在せず，これに起因して非現実的なパラメータへ収束した可
能性がある． 
 本研究では，ヘッド内構造物での粒子輸送を考慮した解析関数モデルの開発
を目的とする．この関数モデルでは，平坦化フィルタの形状をフリーパラメータ
として導入することで，フィルタ内の減衰・散乱に基づく一次および二次光子モ
12 
 
デルを設計した．各成分は，フィルタ形状をパラメータとして共有し，フィルタ
を通過する粒子輸送に基づいて相互に関連する．これにより，物理的に妥当な解
に収束することが期待される．本論文では，粒子輸送に基づいた線源モデルの関
数設計を提案したのち，基準線源(PSD)に対する提案モデルのビーム特性および
ファントム中の線量分布を比較することで本手法の妥当性を検証する．本論文
では，提案モデルの関数設計および基礎的な物理特性の検証を実施した基礎論
文 15 の内容に加え，不整形照射野および不均質性の高いジオメトリに対する提
案モデルの妥当性検証として，提案モデルと PSDで臨床例を対象とするモンテ
カルロ線量計算の結果を比較する． 
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2. 方法 
2.1. 提案モデルの設計 
 本研究では，金属ターゲットから発生する制動放射光子を一次光子成分，その
他のヘッド内構造物との相互作用により発生する散乱光子を二次光子成分と定
義し，各成分の分布を関数化した．リニアックのヘッド構造はメーカーによらず，
制動 X 線を円錐状のフィルタで減弱する照射方式を採用している 14．この方式
に基づき，提案モデルではフィルタ内の減衰-散乱過程を定式化した．これによ
り，光子ビームのエネルギースペクトルがヘッド内で実際に生じる放射線相互
作用で決定することが期待される．図 3 に各光子成分の発生位置を示す．一次
光子成分は，制動放射光子の分布をフラットニングフィルタでの光路長に応じ
て指数関数減衰することで計算される．一方，二次光子成分は，発生量がフィル
タでの一次光子吸収量に比例し，運動量がコンプトン散乱角度分布を計算する
クライン＝仁科の式の式で決定される．これによって，各成分のフルエンス関数
をヘッド構造での物理相互作用で関連付けて記述した． 
2.1.1. 一次光子成分 
 金属ターゲットから発生しフラットニングフィルタで減弱される制動放射光
子を記述する関数を設計した．この関数では，金属ターゲットから発生する点線
源を仮定し，ビーム軸について回転対称な光子フルエンスを計算する．一次光子
14 
 
フルエンス𝜙P(𝑟, 𝐸)は，初期光子フルエンス𝜙0(𝑟, 𝐸)のフィルタ厚に応じた指数
関数減衰により決まる(式(1))． 
𝜙P(𝑟, 𝐸)  = 𝜙0(𝑟, 𝐸) e
−𝜇(𝐸) 𝑡(𝑟), (1) 
ここで，𝜇(𝐸)は光子エネルギーEでのフィルタ材質の線減弱係数，𝑡(𝑟)はアイソ
センタ面上の軸外距離𝑟の点へ入射する初期光子フルエンスのフィルタ経路長
である(図 3)．初期光子フルエンス𝜙0(𝑟, 𝐸)は，高エネルギー電子を金属ターゲッ
トへ入射させる MC シミュレーションを実行し，発生した制動放射光子を集計
して求めた 10． 
 本来，制動放射光子の焦点サイズは有限であるが，提案モデルでは一次光子成
分を点線源で近似した．そのため，有限焦点サイズによりビーム辺縁のプロファ
イルが平滑化される半影の効果を再現する必要がある．本研究では，一次光子フ
ルエンスの矩形照射野を作成する際に，有限焦点サイズの影響を再現するフル
エンス変調関数を用いた 8．この変調関数𝐹(𝑥, 𝑦)は，焦点の発生強度分布にガウ
ス分布を仮定し，その解析積分(誤差関数)の総乗によって与えられる． 
𝐹(𝑥, 𝑦) = ∏
1
2
{erf (
𝐿𝑖
+(𝑥, 𝑦)
𝜎0√2
) − erf (
𝐿𝑖
−(𝑥, 𝑦)
𝜎0√2
)}
𝑁
𝑖=1
, (2) 
ここで，(𝑥, 𝑦)はアイソセンタ面での入射光子座標，𝜎0は焦点の標準偏差を表す．
積分範囲𝐿𝑖
+,−は，座標(𝑥, 𝑦)から焦点を見上げた際に，𝑖番目のコリメータ先端で
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制限されるターゲット面上の可視領域に対応する(図 4)．変調関数のビーム絞り
には，上部ジョーコリメータ(Y方向絞り)，下部ジョーコリメータ(X方向絞り)，
鉛シールドを仮定した(𝑁＝3)．鉛シールドは，ビーム対角方向の最大到達角度を
決める遮蔽体であり，内径𝑟Lをフリーパラメータとして導入した． 
2.1.2. 二次光子成分 
 今回の提案モデルでは，加速器ヘッド内の構造物で発生する散乱光子を二次
光子成分とし，フラットニングフィルタ底面での分布を関数化した．一次光子成
分と二次光子成分を物理過程で結び付けるために，発生量をフィルタによる一
次光子の吸収量に比例するよう関数形を設計した．このとき，放射線相互作用に
はコンプトン散乱を仮定し，二次光子成分の発生量および角度分布を決定した．
なお，従来モデルでは二次光子の発生角度分布が一様であったのに対し，本研究
ではコンプトン散乱光子の散乱角度に関するクライン＝仁科の式に基づき決定
した． 
 減弱体中の光子輸送に関する 3 つの仮定を用いて，散乱光子面線源の発生強
度の関数形を導出した．①減弱体中へ入射した光子は微小光路長進むごとにそ
の一部が吸収される．②吸収された入射光子が散乱光子として運動方向を変え
ずに発生する．③散乱光子も残りのフィルタ光路長に応じて吸収される．これら
を仮定すると，厚み𝑡(𝑟)の減弱体へ入射した光子が経路上の位置𝑙から微小距離
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d𝑙進んだ際，減弱体から発生する散乱光子数d𝐼s(𝑟, 𝐸)を以下の式で記述される． 
d𝐼s(𝑟, 𝐸) = 𝜙0(𝑟, 𝐸) e
−𝜇(𝐸) 𝑙 ⋅ 𝜇(𝐸)d𝑙 ⋅  e−𝜇(𝐸){𝑡(𝑟)−𝑙}. (3) 
ここで，位置𝑙について 0から𝑡(𝑟)まで積分し，厚み𝑡(𝑟)の減弱体通過時の全散乱
光子数𝐼S(𝑟, 𝐸)を得た． 
𝐼S(𝑟, 𝐸) =  𝑤S 𝜙0(𝑟, 𝐸) 𝜇(𝐸) 𝑡(𝑟) e
−𝜇(𝐸) 𝑡(𝑟). (4) 
𝑤Sは，一次光子に対する散乱光子の相対ウエイトを示すモデルパラメータであ
り，最適化工程にて決定される．このパラメータは，提案モデルで考慮されない
多重散乱光子の不足を補償する．二次光子の発生強度(式(4))には，一次光子フル
エンスの項𝜙0(𝑟, 𝐸) e
−𝜇(𝐸) 𝑡(𝑟)が含まれており，これによって，一次光子成分と二
次光子成分が結び付けられる． 
2.2. モデルパラメータの最適化 
 高エネルギーX 線のエネルギースペクトルは実測困難であるため，関数モデ
ルのフリーパラメータを決めるにあたり，関数をスペクトルの測定値と直接的
にフィッティングすることができない．しかし，光子ビームのエネルギースペク
トルを反映した線量分布は測定が可能である．そのため，一般に線源モデルでは，
対象装置と同等な水中線量分布を計算するようにフリーパラメータを調節する
8–10．本研究も同様に，測定値と関数モデルの水中線量分布の残差二乗和を算出
し，その値が最小となるパラメータを非線形最小二乗法により決定した． 
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 パラメータ最適化では提案モデルを用いた水中線量分布の繰り返し計算を要
するため，高速計算法としてペンシルビームの重ね合わせを採用した 10．この計
算法は，治療ビームを有限小の細いペンシルビームへ分割し，各ビームによる関
心点へのエネルギー付与を合算して吸収線量をもとめる方法である(図 4)．さら
に，各ビームに対して重み係数を乗じることで，光子フルエンスの照射野内変動
を再現可能である．一次光子成分および散乱光子成分の水中線量を高速に計算
する方法を次に示す． 
2.2.1. 一次光子成分の水中線量 
 位置𝑥における一次光子成分の水中線量𝐷P(𝑥)は以下の式によって計算される． 
𝐷P(𝑥) = ∑ ∑ 𝜙P(𝑟𝑖, 𝐸𝑗)𝐴𝑖𝐾(𝑑𝑖, 𝑧𝑖, 𝐸𝑗)∆𝐸𝑗
𝑀
𝑗 = 1
𝑁(𝑥)
𝑖 = 1
,  (5) 
𝑁はペンシルビームの入射本数，Mは光子エネルギーの離散化数である．合算の
重み係数は，一次光子フルエンス𝜙P(𝑟𝑖, 𝐸𝑗)とペンシルビームのアイソセンタ面
への投影面積𝐴𝑖の積から求めた．一方，ペンシルビームのエネルギー付与は，単
一エネルギー𝐸𝑗のペンシルビームカーネル𝐾(𝑑𝑖, 𝑧𝑖, 𝐸𝑗)から求めた．このカーネル
は，ペンシルビームの水吸収線量を円筒座標グリッドに記録し，𝑑𝑖はペンシルビ
ームの中心軸からの距離，𝑧𝑖は水面からの深さを表す．ここで，位置𝑥へのエネ
ルギー付与を考えたとき，𝑑𝑖はペンシルビームの中心軸と位置𝑥の垂線，𝑧𝑖は垂
線の足までの水深に対応する(図 4)．∆𝐸𝑗は，エネルギービンに対応したエネルギ
18 
 
ー幅を表す． 
2.2.2. 二次光子成分の水中線量 
面線源と仮定した二次光子成分の水中線量をペンシルビームの重ね合わせ法で
高速計算するために，面線源を 256 個の点線源へ離散化して各点線源の線量を
一次光子線源と同様に計算した．これらの点線源は，フィルタ底面を方位方向と
動径方向にそれぞれ 16等分した領域の中心に位置する．ペンシルビームの重み
係数は，二次光子の発生強度とコンプトン散乱に基づく角度分布から求めた．以
下に，k番目の点線源による位置𝑥の線量𝐷S,𝑘(𝑥)の式を示す． 
𝐷S,𝑘(𝑥) = ∑ ∑ 𝐼S(𝑟𝑘, 𝐸0)𝐴𝑘
d𝜎 dΩ⁄ (𝜃𝑖,𝑘, 𝐸0)∆Ω𝑖
𝜎C(𝐸0)
 𝐾(𝑑𝑖 , 𝑧𝑖, 𝐸𝑗)∆𝐸𝑗
𝑀
𝑗=1
𝑁(𝑥,𝑘)
𝑖=1
, (6) 
ただし， 
𝐸0 =  
𝐸𝑗
1 − (1 − cos𝜃𝑖,𝑘) 𝐸𝑗 𝑚e⁄
,  (7) 
d𝜎
dΩ
(𝜃𝑖,𝑘, 𝐸0) =  
𝑟e
2
2
{
1
1 +  (1 − cos𝜃𝑖,𝑘) 𝐸0 𝑚e⁄
}
2
{1 + cos2𝜃𝑖,𝑘
+
(𝐸0 𝑚e⁄ )
2(1 − cos𝜃𝑖,𝑘)
2
1 + (1 − cos𝜃𝑖,𝑘) 𝐸0 𝑚e⁄
}.  
(8) 
ここで，𝐼S(𝑟𝑘, 𝐸0) は二次光子の発生強度，𝐸0はコンプトン散乱前の光子エネル
ギー，𝑚eは電子の静止質量，𝜎C(𝐸0)はフィルタ材質のコンプトン散乱全断面積
である．式 8 は，クライン仁科の式に基づく立体角あたりのコンプトン散乱微
分断面積を表し，散乱角度𝜃𝑖,𝑘 は𝑖番目のペンシルビームと初期光子フルエンス
のなす角，∆Ω𝑖はペンシルビームが占める立体角，𝑟eは古典的電子半径である．
19 
 
式(7)の項𝐼S(𝑟𝑘, 𝐸0)𝐴𝑘∆𝐸𝑗は，k番目の点線源に割り当てられたフィルタ底面領域
から発生する散乱光子数を意味する．各点線源の線量𝐷S,𝑘(𝑥)を総和して散乱光
子成分の線量をもとめた．  
ペンシルビームの入射位置は，線源発生点と線量計算点を結ぶ直線に軸対称と
なる放射状グリッドを用いて定義した．この放射状グリッドでは，計算点を中心
に方位方向を 32等分し，動径方向を計算点からの距離に応じて変化させた．ペ
ンシルビームからのエネルギー付与は計算点からの距離が増加するほど急激に
低下するため，動径方向のグリッド間隔を計算点からの距離の平方根とした．動
径方向のグリッド境界を以下の式に示す． 
𝑑𝑖 = 𝑑𝑖−1 + √𝑑𝑖−1, 𝑑0 = 1 (mm). (9) 
使用したペンシルビームカーネルは，モンテカルロ計算で作成した．入射光子エ
ネルギーは 21 通り(0.2MeV から 15MeV まで)で計算した 16．円筒座標系を使
用し，深さ方向の間隔は 1 mm，軸外方向の間隔は上式に従って定義した． 
2.2.3. 目的関数および最適化手法 
 線源モデルを実機へ対応した関数形に決定するため，水中線量分布に基づく
最小二乗法を採用した．目的関数は実測値と計算値の残差二乗和とし，この値が
最小となるモデルパラメータを求めた．このときのパラメータ最適化工程を以
下に示す． 
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arg min
𝑡,𝜎0,𝑟L,𝑤S
∑{𝐷m(𝑥𝑖) − 𝐷c(𝑥𝑖; 𝑡, 𝜎0, 𝑟L, 𝑤S)}
2
𝑁
𝑖=1
. (10) 
ここで，𝐷m(𝑥𝑖)および𝐷c(𝑥𝑖; 𝑡, 𝜎0, 𝑟L, 𝑤S)は，位置𝑥𝑖での水吸収線量の実測値およ
び計算値，𝑁は測定点の個数である．計算値𝐷cは，一次光子成分(式(5))と全ての
二次光子成分(式(6))の総和であるため，フリーパラメータに依存する．最小化計
算には，MATLAB(MathWorks, Natick, MA, USA)組み込み関数 lsqnonlinを使
用し，最小化アルゴリズムには Levenberg-Marquardt法を選択した．なお，今
回使用した目的関数の勾配は解析的に明らかではないため，パラメータ探索方
向の計算では差分勾配を用いた． 
2.3. モデリング精度の検証 
 提案モデルの物理的な妥当性を検証するため，PSD を基準線源として，提案
モデルのスペクトルと線量分布に関する一致の程度を調べた．検証に測定値で
はなく PSDを用いる利点は，測定誤差を含まずに線量分布とエネルギー特性が
取得可能な点である．まず，PSD を線源とするモンテカルロ線量計算により，
水中線量分布を取得した．次に，この水中線量分布と一致するように 2.3.3の最
適化手法に基づき提案モデルのフリーパラメータを決定した．最後に，提案モデ
ルと PSDから算出したエネルギー特性と線量分布を比較した．表 1には，使用
した PSDの詳細およびMC法による水中線量分布の取得条件を示す．なお，提
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案モデルでは混入電子を考慮していないため，PSD の混入電子による影響が無
視できる水深 5 cm以降の線量を使用した． 
 検証用 PSD には，Varian 社製リニアック TrueBeam の 6 および 15 MV ビ
ームにおける加速器シミュレーションの実行結果を採用した．この PSD は，
Varian 社が TrueBeam のヘッド内構造を公開しないかわりにリニアックユー
ザーへ配布しているデータである．そのため，実機に一致するように調節できな
いものの，煩雑な加速器シミュレーションを実行せずに妥当性の担保された
PSDを使用することができる．本研究では，この PSDを基準線源とみなし，ビ
ーム特性および線量分布に関して提案モデルと比較した． 
2.3.1. パラメータ収束値 
 PSD との比較検証の前に，モデルの妥当性をパラメータ収束値で評価した．
非線形最小二乗法を用いたパラメータ最適化では，目的関数の大域的収束が保
証されていない．そのため，取得した線源モデルの関数形が物理的に妥当かどう
か検証することが重要である．従来の関数モデルでは，指数関数や多項式を用い
て直接的に曲線近似したことで，パラメータ収 束値からその妥当性を評価す
ることが困難であった．一方，提案モデルでは，主要な装置構造を関数のフリー
パラメータとして導入したため，その収束値を一般的な構造と比較して物理的
妥当性を簡便に調べることが可能である．本研究では，軸外距離に対する平坦化
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フィルタ経路長t，および，焦点サイズ𝜎0，鉛シールド開口半径𝑟L，二次光子ウエ
イト𝑤Sを調べた．  
2.3.2. ビーム特性の比較 
 提案モデルの光子フルエンスからエネルギースペクトルおよび平均エネルギ
ーをもとめ，PSD の値と比較した．ビームのエネルギー分布をあらわすエネル
ギースペクトルは，アイソセンタ面へ入射する光子をエネルギー成分ごとに集
計して求めた．このとき，1.2.章で説明した off-axis softening 効果によるスペ
クトル形状の変化を観察するため，軸外距離区間 0-1, 9-10, 19-20 cmへ入射す
る光子を収集した．さらに，ビーム中のエネルギー変動をあらわす off-axis 
softening効果を定量評価するため，軸外距離に対する光子平均エネルギーを計
算した．このときの比較では，最大照射野である 40×40 cm2を用いた． 
2.3.3. 線量分布の比較: 正方形照射野 
 提案モデルをモンテカルロ線量計算の線源モデルとして用いた際の妥当性を
調べるため，基準モデル(PSD)を用いてモンテカルロ計算された線量分布と比較
した．計算ジオメトリには数値ファントムとして，均質水ファントムおよび不均
質肺スラブファントムを作成した．提案モデルに基づいて光子をランダムに生
成するためのモンテカルロサンプリングルーチンを作成した．このとき，二次光
子成分の運動方向と運動エネルギーの決定には，Kahn法を用いた 17,18．この手
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法は，コンプトン散乱の散乱角度を乱数の使用効率 100%で取得可能である．フ
ァントム検証では線源表面間距離を 100 cmに設定した． 
 水ファントムでは，深部量百分率(PDD: percentage depth dose)と軸外線量比
(OCR: off central ratio)を計算した．本研究では，モデルパラメータの決定工程
にて，線源モデルの光子フルエンスをペンシルビームへ分割して水中線量分布
を計算している．このときの離散化処理などによる計算誤差が無視できること
を確かめるため，提案モデルと PSDを用いてモンテカルロ計算した水中線量分
布を比較した．PDDおよび，X方向の OCRでは，照射野 4×4，10×10，20×
20 cm2を用いた．さらに，対角方向の OCRでは，最大照射野(40×40 cm2)を用
いた．OCRの水深は，パラメータ決定時の条件(表 1)に，各エネルギーの線量最
大深 1.6 cm (6 MV)と 3.1 cm (15 MV) を追加した．提案モデルと PSDの線量
分布一致度を評価するために，各計算点の平均相対線量誤差を照射野ごとにも
とめた． 
 一方，肺スラブファントムでは，PDDおよび二次元線量分布を計算した．こ
のファントムは，ビーム入射表面から深さ方向へ 5 cm水媒質層(密度 1 g/cm3)，
15 cm肺媒質層(密度 0.26 g/cm3)，10 cm水媒質層(密度 1 g/cm3)からなる層構
造を持つ．二次元線量分布の計算位置は，ビーム入射面から深さ 10 cm の肺媒
質層とし，水平方向の線量の広がりを提案モデルとPSDで比較した．このとき，
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肺媒質層での線量低下の観察を容易にするために照射野 4×4 cm2を用いた．一
致度の評価では，2次元線量分布間の残差を算出した． 
2.3.4. 線量分布の比較: 臨床例 
 臨床例に対する提案モデルの精度検証として，モンテカルロ線量計算の結果
を PSDのものと比較した．モンテカルロ線量計算では，患者 CTをもとに構築
した計算ジオメトリに対し，治療計画に基づくリニアックビームを照射する粒
子輸送シミュレーションを実行した．ファントム検証と異なる点は，計算ジオメ
トリが肺や骨などの不均質媒質で構成された人体であることと，MLCを用いて
腫瘍の形状に合わせた不整形照射野を成形することである．そのため，モンテカ
ルロ線量計算の線源モデルとして，提案モデルと PSDを用いた場合の臨床例の
線量分布を比較することで，臨床条件における提案モデルの放射線情報の妥当
性を調べた． 
 対象症例は，過去に東北大学病院にて体幹部定位放射線治療 (SBRT: 
stereotactic body radiation therapy)が行われた 6 MVビーム 7門照射の非小細
胞肺癌の 5例とした．これらの症例は，最大腫瘍径 5 cm以内，リンパ節転移お
よび遠隔転移がなく，計画標的体積は 66.6/31.7/43.2/27.8/65.5 cm3であった．
また，両肺各葉に位置する症例を一症例ずつ選択した (図 14，15，16)．本研究
では，実際に使用されたビーム照射方向および照射野を変更せず，線量の処方方
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法を統一するように X線照射量のみを再計画した照射条件を用いた(表 2,3)．こ
のとき，各照射野の X線照射量を，計画標的体積の 95%以上に処方線量 48 Gy/4
分割が照射されるように治療計画装置上で再計算した(表 4)．CT 装置には
LightSpeed RT（GE Healthcare, Waukesha, WI），治療計画装置には Eclipse
（Varian Medical Systems, Palo Alto, CA）を使用した． 
 モンテカルロシミュレーションでは物理相互作用の計算時に物質の反応断面
積を必要とするため，治療計画時に使用した患者 CT を用いて物質密度および
媒質組成を決定した．まず，治療計画装置に登録されている CT値‐物質密度変
換テーブルに基づき各計算ボクセルの物質密度を求めた．次に，この物質密度に
応じて，主要な人体組織(空気・肺・脂肪・筋肉・軟骨・骨皮質)を割り当てて媒
質組成を決定した 19．なお，計算ジオメトリの空間分解能はモンテカルロ法の計
算コストとトレードオフの関係にあるため，東北大学病院の治療計画時と同じ 2
×2×2 mm3に設定した． 
 この計算ジオメトリに対して，線源モデルと PSDを入射させるモンテカルロ
計算を実行し体内線量分布を求めた．このとき，ジョーコリメータおよびMLC
を用いた照射野成形のため，各リーフの開口部を通過する粒子を位置と運動量
から判定し，通過しない粒子は完全に遮蔽されると仮定した．計算結果では，
PSD を基準とする提案モデルの計算精度を評価するため，アイソセンタ点にお
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ける線量誤差に関して比較した．さらに，肺スラブファントムと同様に，提案モ
デルとPSD間で残差を計算して体内での分布を調べた．なお，今回の検証では，
誤差の位置情報が損なわれないよう，線量体積ヒストグラムやγ解析のパス率
を用いずに線量差による比較を行った． 
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3. 結果 
3.1. パラメータ収束値 
 決定されたフラットニングフィルタの経路長を図 6 に示す．横軸の値は，一
次光子の経路をアイソセンタ水平面へ投影した軸外距離である．6および 15 MV
の光路長はどちらもフィルタとして典型的な形状へ収束し，その値は中心軸か
ら軸外方向へ滑らかに減少した．軸外距離 22 cm 以上では，対角線量プロファ
イルの半影の影響により経路長が増加した．この対角方向の線量プロファイル
は後述の図 11 にて示す．表 2 に焦点サイズ𝜎0，鉛シールド開口半径𝑟L，二次光
子ウエイト𝑤Sの収束値を示す．鉛シールドの開口半径 69.0 mmは，ビーム角度
14.3°に対応する．なお，これらのパラメータ最適化に要した時間は 4 分未満で
あった(3.50-GHz Intel Core i7-4770K, 32-GB RAM)． 
3.2. ビーム特性の比較 
提案モデルから計算した 6および 15MVのビーム特性は，PSDの結果を適切に
再現していた．図 7 に照射野 40×40 cm2での各軸外距離区間(0-1, 9-10, 19-20 
cm)の全光子エネルギースペクトルを示す．提案モデルのスペクトル形状は，軸
外距離の増加に応じて低エネルギー成分が増加するように変化した．特に，6 MV
では提案モデルと PSDのスペクトルがよく一致し，それらの絶対偏差は全エネ
ルギービンにて 0.05以下であった[図 7 (a), (b), (c)]．15 MVでは，1 MeV以上
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のエネルギービンにて絶対偏差 0.05以下で曲線の形状が一致したが，軸外領域 
9-10 および 19-20 cm でのスペクトルのピーク周辺に乖離が存在した[図 7 (d), 
(e), (f)]．このときの絶対偏差の最大値は 0.2および 0.4であった． 
軸外距離に対する平均エネルギーの変化を図 8に示す．モデルとの比較のため，
PSD の全光子平均エネルギーを軸外距離ごとにもとめ，ヒストグラム表示して
いる．モデルの全光子平均エネルギー(実線)は，軸外距離の増加に応じてビーム
の平均エネルギーが低下する off-axis softening 効果を適切に再現していた．こ
のとき，提案モデルと PSD のビーム軸中心での平均エネルギー誤差は，6 およ
び 15 MVにて-1.7%および-5.2%であった． 
3.3. 線量分布の比較: 正方形照射野 
均質水ファントムでの線量分布は提案モデルと PSDでよく一致し，各計算点の
相対線量誤差の平均値は 40×40 cm2 を除く全照射野にて 1%以下であった(表
6)．図 9，10 に照射野 4×4, 10×10, 20×20 cm2での PDD および OCR を示
す．全ての線量曲線は，加速電子 1個あたりの線量として計算され，照射野 10
×10 cm2での中心軸最大線量が 100%となるように正規化された．照射野 10×
10 cm2 での線量最大深は，提案モデルと PSD どちらも 6 MV ビームでは 1.6 
cm，15 MVビームでは 3.1 cmであった．図 11に，照射野 40×40 cm2の対角
方向 OCR を示す．照射野辺縁の線量低下を適切に反映していたが，15 MV ビ
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ームの水深 3.1および 5 cmの位置では照射野内に最大相対線量差 1.56%の乖離
が存在した． 
不均質肺スラブファントムでは，PDDおよび二次元線量分布ともによく一致し
た．図 12 に照射野 4×4cm2での PDD を示す．PDD の相対線量誤差の平均値
(±標準偏差)は，肺媒質層，および水媒質との境界付近も含め，6 MVでは 0.247% 
(±0.234%)，15 MVでは-0.364%(±0.225%)であった．図 13にファントム表面
から 10 cm の位置の肺媒質層における二次元線量分布とその差分を示す．提案
モデルと PSD の線量差は照射野辺縁に分布し，その大きさは最大で 1.5%程度
であった(図 13 (c)，(f))． 
3.4. 線量分布の比較: 臨床例 
 表 7に，提案モデルと基準モデル(PSD)を用いて計算した臨床例のアイソセン
タ線量を示す．これらの線量値は，表 4 に示した 7 門照射 1 回分の X線照射量
で重み付けして合算された．計画標的体積の重心に位置するアイソセンタ線量
の相対誤差は，各症例で-0.61/-0.49/-0.38/-0.15/-0.61%と非常に高い精度で一致
した．図 14，15，16に各アイソセンタ面における二次元線量分布とその線量差
を示す．計画標的体積の輪郭内部および周辺の線量は，一回線量(12 Gy)に対し
て 0.2 Gy以内でほぼ一致した．一方，患者体表付近では，提案モデルが考慮し
ていない混入電子の影響により，提案モデルの線量値は PSDの線量値よりも低
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い結果を示した．図 17に，3次元線量分布の比較として，計画標的体積に含ま
れる計算ボクセルごとの相対線量誤差の分布を箱ひげ図で示す．相対誤差の中
央値はすべての症例にて±0.5%を満たし，第一四分位および第三四分位は±1%
の範囲内に存在していた．計画標的体積内の計算ボクセルの 99.1%は，相対線量
誤差±1.5%以内で一致していた． 
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4. 考察 
本研究では，光子と主要な装置構造との相互作用に基づく関数線源モデルを提
案した．従来から，線源モデルにヘッド内の物理現象を考慮する必要性は認識さ
れていたが，現象が複雑すぎるため，その本質を記述する解析関数モデルの構築
は困難であった．そのため，物理現象をひとつひとつ計算するモンテカルロシミ
ュレーションを実行するか，もしくは粒子分布を直接的に関数化した簡略なモ
デルしか提案されなかった．本研究ではこの複雑な物理現象を光子の減衰成分
と散乱成分に分離し，散乱成分の発生および減衰過程を近似することで、物理現
象に基づいた光子フルエンスを定式化した．関数設計にあたり，線質決定の主要
因である平坦化フィルタに注目し，モデルの各光子成分を共通の装置構造パラ
メータで結び付けた線源モデルに関する報告は本研究が初めてである．  
提案モデルの精度検証では，PSD をリファレンス線源としてパラメータ決定と
比較を行い，光子のエネルギースペクトルおよび単純なファントム中の線量分
布の一致を確認した．さらに，基礎論文 15 の発展として，臨床例に対するモン
テカルロ線量計算の結果を提案モデルと PSDの場合で比較し，不整形照射野お
よび不均質性の高い計算ジオメトリにおける提案モデルの妥当性を確認した．  
本論文では，従来の解析関数モデルの課題とされていた線源モデルの物理的妥
当性の改善を確認したが，線源モデルの記述精度が線量計算精度へ及ぼす影響
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は明らかにされていない．今後は，従来の線源モデルを再現するなどして複数の
線源モデル間で比較することで，線源モデル間の計算精度の違いとその要因を
調べる必要がある． 
4.1. パラメータ収束値 
 フラットニングフィルタの経路長tは，中心軸からの半径方向の距離が増加す
るにつれて厚さが滑らかに減少する典型的なフィルタ形状を示した．この形状
は，一次光子フルエンスの空間分布と軸外軟化効果を同時に再現可能である．線
源焦点サイズ𝜎0は，6 MVおよび 15 MVでそれぞれ 0.876 mmおよび 0.879 mm
であった．これらの収束値は，Varian Clinac装置で測定された焦点強度分布の
半値全幅 0.7〜1.8 mm の範囲内であった 20．鉛シールド𝑟Lの開口半径は，ビー
ムエネルギーによらない共通構造であり，今回の最適化においても 6 MVと 15 
MVともに 69.0 mmと同じ値へ収束した．この開口半径に基づく最大ビーム角
度 14.3°は，Varian 社製リニアックの最大ビーム角度 14°と同等の値であった
21． 
二次光子ウエイト𝑤Sの収束値は，6 MVでは 2.34，15 MVでは 1.02 を示し，二
次光子成分を増加させる値となった．この結果は，提案モデルにおいて二次光子
フルエンスが不足していたことを意味する．Liuらが実行した 6 MVビームの加
速器シミュレーションでは，金属ターゲットにて発生した光子フルエンスを 100
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としたとき，プライマリコリメータ由来の二次光子フルエンスは 4.12，平坦化
フィルタは 6.60，ジョーコリメータは 0.53であった 22．したがって，提案モデ
ルのように平坦化フィルタ由来の散乱光子のみで二次光子成分を記述する場合，
二次光子ウエイトには(4.12 +  6.60 + 0.53)/6.60 = 1.70よりも大きな値が必要
となる．また，提案モデルが平坦化フィルタでの多重散乱光子を記述しない点も
考慮すると，二次光子成分はさらに不足するため，これを補うために二次光子ウ
エイト𝑤sの値が 2.34 に収束したと考えられる． 一方，15 MV の二次光子ウエ
イトでは収束値がほぼ 1であった．この原因は，光子エネルギーが高い場合，提
案モデルが二次光子フルエンスを過大評価していた可能性がある． 
4.2. ビーム特性 
 エネルギースペクトル形状，および平均エネルギーの比較により，提案モデル
が基準 PSD のビーム特性を適切に再現していることを確認した．Charland ら
は，水中線量分布に基づき線源モデルの関数形を決定する手法は，異なる光子ス
ペクトルが同一の PDD を形成することに起因して，不正確なビーム特性に決定
される可能性を指摘している 23．それに対し，本研究では，提案モデルと基準
PSDの光子エネルギースペクトルを比較することで，特に 6 MVではすべての
軸外距離(0, 10, 20 cm)にて優れた一致を示した． 
 線源モデルごとの二次光子成分の平均エネルギーの比較を図 18 に示す．
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Tillikainen らの関数線源モデルでは，治療装置 Varian Clinac 2100 C/D の 6 
MVと 15 MVビームを対象にパラメータを決定した結果，散乱光子成分の平均
エネルギーがそれぞれ 0.68 MeV と 0.64 MeV に収束した 10．この結果は，
Sheikhらの装置構造に基づいたモンテカルロシミュレーションによる散乱光子
の平均エネルギー1.3 MeV (6 MV)と 2.6 MeV (15 MV)に対し，-47.7%と-75.4%
のエネルギー誤差であった 5．一方，本研究の関数モデルでは，Varian TrueBeam
にて，二次光子平均エネルギーが 1.3 MeV (6 MV)および 3.4 MeV (15 MV)に決
定され，加速器シミュレーションに対し，0.0%と+30.8%のエネルギー誤差に改
善された． 
 本研究の二次光子モデルでは，簡便のため，1回散乱以降の光子はフィルタに
吸収されると仮定した．したがって，光子エネルギーが高いほど多重散乱を考慮
しきれず，モデルの近似精度は低下する．今回検証した 15 MVビームでは，フ
ィルタを通過する多重散乱光子の存在が無視できなかったため，ビーム特性の
再現精度が低下したと考えられる．しかし，Tillikainen らのモデルに比べて提
案モデルの二次光子平均エネルギーは大幅に改善した 10．さらなる精度改善の
ため，多重散乱を考慮した二次光子モデルの構築を検討している． 
4.3. 線量分布: 正方形照射野 
 均質水ファントム中の線量分布比較により，提案モデルが MC 法の線源モデ
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ルとして適切に実装されたことを確認した．提案モデルのパラメータ決定では，
水中線量分布の繰り返し計算を高速に実行するために，モンテカルロ法ではな
くペンシルビームの重ね合わせ法を採用した 10．しかし，この高速計算法が光子
ビームのペンシルビームへの離散化誤差などによりモンテカルロ法と同等な水
中線量分布を計算できない場合，提案モデルのパラメータは誤った値へ収束す
る可能性がある．今回の検証では，パラメータ決定した提案モデルをモンテカル
ロ線量計算の線源モデルとして使用し，PSD の計算結果と比較することで，パ
ラメータ決定時の繰り返し線量計算が表 3 の計算範囲において適切に行われて
いることを確認した． 
 照射野40 × 40 cm2の 15 MVビームでは，対角方向の OCR水深 3.1 および 5 
cm にて 1.5%程度の線量差が存在した．この線量差の原因は，ペンシルビーム
の重ね合わせ法の計算可能範囲の制限により，水面付近の線量分布をパラメー
タ決定に使用できなかったことが考えられる．計算範囲を拡大するためには，ペ
ンシルビームが斜入したときの水面付近のエネルギー付与を正確に把握する必
要がある． 
不均質肺スラブファントムを用いた線量分布の比較では，肺媒質中，および水媒
質との境界付近における提案モデルの線量計算精度を検証した．光子の反応断
面積は粒子の運動エネルギーと媒質の組成によって決まり，肺媒質のような低
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密度な組織では水媒質に比べて吸収線量が低下する．そのため，水媒質と異なる
肺媒質下においても提案モデルと PSDの線量分布が一致する場合，それらのエ
ネルギー特性が同等であることを意味する．本研究では，不均質媒質中の PDD
が平均相対誤差にて，6 MV では 0.247% (±0.234%)，15 MV では-0.364%(±
0.225%)の精度で一致したことから，決定した提案モデルのエネルギースペクト
ルの妥当性を確認した． 
4.4. 線量分布: 臨床例 
 本論文では肺 SBRT 症例を対象にモンテカルロ線量計算を実行し，基準モデ
ル(PSD)の結果と比較することで提案モデルの物理的妥当性を確認した．臨床例
の線量計算は，不整形照射野のビームによる複雑な計算ジオメトリ中の輸送計
算を要する．特に，肺や骨を含む胸部領域は放射線の散乱-吸収過程が均質な水
媒質の場合と異なるため，水中線量分布からパラメータ決定した提案モデルで
は計算精度が低下する可能性がある．今回の検証では，PSD に対する提案モデ
ルのアイソセンタ線量の計算誤差は，全症例±1%以内で一致した．各アイソセ
ンタ面の線量分布比較では，照射野内に負の線量誤差が分布し，不均質肺スラブ
ファントムと同様の結果を得た．これを反映して計画標的体積内にて負の線量
誤差が分布したが，その値は計算ボクセルの 99%以上が相対誤差±1.5%を満た
し臨床的に許容可能な範囲内であった．以上より，提案モデルが胸部領域にて計
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画標的体積内の線量を適切に計算することを確認した． 
4.5. 本研究の限界 
 本研究では，不整形照射野における提案モデルの計算精度を簡易的に調べる
ため，光子ビームが MLC によって完全に遮蔽されると仮定した．本来，MLC
はビームを完全に遮蔽できず、数パーセントの光子が透過して被写体へ入射す
る 23．したがって，MLC漏洩線量を考慮したより現実的な計算精度検証を行う
ためには，光子のMLC透過現象をモデルとして実装する必要がある．また，本
モデルでは放射線相互作用に関して，コンプトン散乱を仮定して二次光子モデ
ルを設計したが，ほかの相互作用に関連した混入電子モデルも導入する必要が
ある．二次電子の発生過程として光電効果や電子対生成などを定式化すること
で，皮膚線量予測の高精度化に役立つことが期待される．MLC漏洩線量や混入
電子モデルは，一次光子成分や二次光子成分と同様に，光子ビームとヘッド内構
造物との相互作用に起因しているため，光子輸送に基づく関数線源モデルによ
って記述可能であると考える． 
 今回の検証により胸部領域での提案モデルの物理的妥当性を確認したが，ほ
かの部位の症例では検証を行っていない．胸部領域と同様に不均質性が高い頭
頸部や，人工骨頭や義歯等、体内に留置された人工物存在下の症例を対象に検証
することで，提案モデルの信頼性をさらに向上させることが可能である．また，
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本論文では，従来の解析モデルに対する副作用や治療効果などの具体的な臨床
効果に関する比較を行っていない．これを明らかにするには，従来の解析関数モ
デルを線源とするモンテカルロ線量計算の結果を必要とするため，今後は従来
モデルの再現を含めた線源モデル間の計算精度比較を予定している． 
5. 結論 
本研究では，簡易的な装置構造での光子輸送を仮定することで，関数設計の物理
的根拠や整合性が改善した線源モデルを提案した．提案モデルの精度検証では，
PSD をリファレンス線源としてパラメータ決定と比較を行い，光子のエネルギ
ースペクトルおよびファントム中の線量分布の一致を確認した．さらに，臨床例
を対象とするモンテカルロ線量計算の結果を提案モデルと PSD で比較検証し，
不整形照射野および不均質性の高い計算ジオメトリにおける提案モデルの妥当
性を確認した．しかし，15 MVビームのように光子エネルギーが高く照射野が
広い場合，多重散乱光子の存在が無視できない可能性が示唆されたため，二次光
子成分の関数モデルへ多重散乱成分を実装する必要がある． 
線源モデルに簡易的な装置構造内の粒子輸送関数を仮定することで，煩雑なMC
シミュレーションを実行せずに，PSD と同等な線量分布を与える放射線情報を
簡便に取得可能である． 
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8. 図表 
 
図 1 リニアックのガントリーヘッド内主要構造物． 
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図 2 可動コリメータによる照射野成形 (beam’s eye view)． 
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図 3 提案モデルの一次光子成分と二次光子成分の位置関係． 
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図 4 コリメータを通過してアイソセンタ面へ入射する一次光子成分． 
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図 5 線量計算点 𝑥へのペンシルビームカーネルの線量付与． 
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図 6 決定した軸外距離に対するフィルタ透過長． 
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図 7 提案モデルと PSDの光子エネルギースペクトル． 
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図 8 軸外距離に対する平均エネルギーの変動． 
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図 9 水中線量分布の比較 (6 MV)．(a)ビーム軸中心の深部線量曲線．(b)照射野
4×4 cm2，(c)照射野 10×10 cm2，(d)照射野 20×20 cm2での軸外線量比． 
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図 10 水中線量分布の比較 (15 MV，X方向)．(a)ビーム軸中心の深部線量曲
線．(b)照射野 4×4 cm2，(c)照射野 10×10 cm2，(d)照射野 20×20 cm2での軸
外線量比． 
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図 11 水中での対角方向線量プロファイルの比較．(a) 6 MV．(b) 15 MV．照射
野 40×40 cm2． 
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図 12 不均質肺スラブファントムでの深部線量曲線．(a) 6MV，(b) 15 MV．照
射野 4×4 cm2． 
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図 13 不均質肺スラブファントムでの二次元線量分布とその差分．照射野 4×4 
cm2． 
計算面は，ファントム表面から深さ 10 cmの肺媒質層(密度: 0.26 g/cm3)に位置
する． 
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症例 PSD Model 線量差 (PSD-Model) 
1 
 
2 
3 
4 
5 
図 14 アイソセンタ面における二次元線量分布(体軸断)．線量値は７門照射に
よる 1回線量に対応する．計画標的体積の輪郭を曲線(黒)で示す．  
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症例 PSD Model 線量差 (PSD-Model) 
1 
 
2 
3 
4 
5 
図 15 アイソセンタ面での二次元線量分布(冠状断)．線量値は７門照射による 1
回線量に対応する．計画標的体積の輪郭を曲線(黒)で示す． 
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症例 PSD Model 線量差 (PSD-Model) 
1 
 
2 
3 
4 
5 
図 16 アイソセンタ面での二次元線量分布(矢状断)．線量値は７門照射による 1
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回線量に対応する．計画標的体積の輪郭を曲線(黒)で示す． 
 
図 17 計画標的体積に含まれる計算ボクセルごとの相対線量誤差の箱ひげ図． 
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図 18 二次光子成分の平均エネルギーの比較． 
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表 1 パラメータ最適化に用いた水中線量分布の取得範囲． 
 水深 (cm) 照射野 (cm2) 
中心軸深部線量 5-30 4×4, 10×10, 20×20, 40×40 
線量プロファイル 
(水平方向) 
5, 10, 20 4×4, 10×10, 20×20 
線量プロファイル 
(対角方向) 
10 40×40 
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表 2 対象症例の治療時のガントリー角度． 
症例 
ガントリー角度 
F01 F02 F03 F04 F05 F06 F07 
1 35° 325° 40° 325° 120° 150° 180° 
2 35° 35° 325° 325° 215° 180° 135° 
3 35° 35° 325° 325° 210° 180° 135° 
4 113° 142° 171° 200° 30° 330° 30° 
5 35° 325° 330° 35° 140° 180° 220° 
 
表 3 対象症例の治療時の寝台角度． 
症例 
寝台角度 
F01 F02 F03 F04 F05 F06 F07 
1 45° 45° 315° 315° 0° 0° 0° 
2 45° 315° 315° 45° 0° 0° 0° 
3 45° 315° 315° 45° 0° 0° 0° 
4 0° 0° 0° 0° 90° 30° 330° 
5 35° 35° 325° 325° 0° 0° 0° 
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表 4 再計算した対象症例の X線照射量． 
症例 
X線照射量 (Monitor Unit) 
F01 F02 F03 F04 F05 F06 F07 
1 226.9 249.6 236.1 238.1 286.8 305.7 284.4 
2 308.4 310.7 261.0 269.8 253.2 245.5 264.0 
3 237.9 240.8 236.2 248.1 307.0 255.3 274.8 
4 316.4 237.9 229.2 232.1 248.9 249.2 396.9 
5 250.1 245.5 252.4 254.4 272.6 263.4 264.4 
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表 5 焦点サイズ𝜎0，鉛シールド開口半径𝑟L，二次光子ウエイト𝑤Sの収束値． 
Energy (MV) 𝜎0 (mm) 𝑟L (mm) 𝑤S 
6 0.876 69.0 2.34 
15 0.879 69.0 1.017 
 
 
表 6 均質水ファントムにおける相対線量誤差． 
照射野 (cm2) 
相対線量誤差 (平均値±標準偏差%) 
6 MV 15 MV 
PDD OCR PDD OCR 
4×4 0.034±0.550 -0.757±2.31 -0.968±0.468 -0.733±1.63 
10×10, 0.207±0.514 0.954±1.67 -0.0126±0.532 0.733±2.22 
20×20 -0.106±0.606 0.146±2.84 -0.0457±0.786 -0.333±3.89 
40×40 0.216±0.423 1.34±5.29 -1.05±0.821 -1.58±3.83 
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表 7 肺 SBRT症例におけるアイソセンタ線量とその相対誤差． 
症例 
アイソセンタ線量 (Gy) 
相対誤差 (%) 
提案モデル PSD 
1 13.89 13.98 -0.61 
2 14.57 14.64 -0.49 
3 13.91 13.96 -0.38 
4 12.95 12.97 -0.15 
5 14.29 14.37 -0.61 
 
